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The paper presents a numerical simulation and experimental evaluation of 
active microwave monitoring of temperature changes induced in human pelvis and 
thorax during hyperthermia treatments of cancer. 
INTRODUCCION. 
·El tratamiento de hipertermia, sobre tumores cancerigenos, consiste en 
elevar la temperatura del tumor hasta los 41-44 °C mediante la aplicaci6n de 
energia electromagnetica a frecuencias de microondas o mediante la utilizaci6n 
de ultrasonidos. Los estudios realizados en los ultimos afios han demostrado 
que un calentamiento controlado, en conjunci6n con quimio y radioterapia, 
aumenta la efectividad total del tratamiento. 
La monitorizaci6n de la distribuci6n de temperaturas inducidas, se 
real iza convencionalmente mediante tecnicas invasi vas, introduciendo sondas 
termicas en el cuerpo del paciente. Estas tecnicas se ven limitadas par el 
numero de sondas utilizable y su ubicaci6n. 
Recientemente se ha desarrollado un prototipo de sistema de tomografia 
activa par microondas con geometria cilindrica funcionando a 2.45 GHz [1). El 
sistema se basa en una agrupaci6n cilindrica de 64 antenas, inmersa en un 
tanque de agua de 20 cm de diametro. La adquisici6n de datos se lleva a cabo 
emitiendo con cada una de las antenas y midiendo el campo dispersado par el 
cuerpo con la mitad de la agrupaci6n enfrentada a la antena emisora. 
Procesando esta informaci6n con un algoritmo de reconstrucci6n de primer orden 
[2) se pueden obtener imagenes absolutas de la estructura dielectrica del 
cuerpo o imagenes diferenciales correspondientes a alteraciones en las 
caracteristicas dielectricas. La reconstrucci6n de cambios termicos, 
producidos en tejidos biol6gicos, es posible gracias a la al ta sensibilidad 
termica de su permitividad. 
La evaluaci6n de un sistema de este tipo, en la monitorizaci6n no 
invasiva de tratamientos de hipertermia, se ha llevado a cabo mediante 
simulaci6n numerica sabre modelos de cartes anat6micos y mediante medidas 
experimentales, realizadas con el prototipo actual, sabre maquetas escaladas 
en frecuencia y permitividad. 
SIMULACIONES NUMERICAS. 
Las simulaciones se han realizado adoptando un hipotetico sistema 
tomografico basado en una agrupaci6n cilindrica de 60 cm de diametro y 64 
antenas compatible con un sistema cilindrico de hipertermia. 
La determinaci6n de la frecuencia optima de emisi6n, compromiso entre 
atenuaci6n y resoluci6n, se ha realizado a partir de los resultados obtenidos 
a 434 Mhz, 700 Mhz y 915 Mhz. Se definieron dos modelos de referencia 
bidimensionales a partir de cartes anat6micos de la region pelvica, al nivel 
de la vejiga urinaria, y toracica al nivel de la septima vertebra. Las 
permitividades complejas de cada tejido y sus sensibilidades termicas, a 
diferentes frecuencias, se obtuvieron a partir de datos publicados [3,4) 
(Tab la 1). 
Se introdujeron ligeros cambios en la permi tividad de ciertas zonas, 
simulando las variaciones dielectricas producidas par un incremento local de 
la temperatura. Los campos dispersados par los modelos de referencia y los 
modelos con variaciones, se calcularon mediante el metodo de los momentos con 
un algoritmo de gradiente conjugado [5]. Las imagenes absoluta y diferencial, 
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reconstruidas mediante el algori tmo uti.lizado por el prototi.po, muestnm la 
funci6n contraste definida como 
C(r) 
£ (r) 
1--- ( 1) 
Co 
donde c<rl es la permitividad compleja del modelo y eo la del media que lo 
rodea. 
La aproximaci6n de primer orden, consiste en suponer que el cuerpo 
introduce una ligera perturbaci6n sabre el campo incidente. En cuerpos 
biol6gicos esta aproximaci6n deja de ser valida debido su alta inhomogeneidad 
dielectrica, por lo que las 1magenes absolutas muestran los contornos 
exteriores de los modelos pero no su estructura interna. 
La reconstrucci6n diferencial permite superar las limitaciones que impone 
la aproximaci6n de primer orden. Utilizando campos con polarizaci6n axial (TM) 
podemos utilizar la ecuaci6n de onda de Helmholtz [6] 
E=Eo+Es (2) 
donde E es el campo electrico que puede considerarse como una superposici6n 
del incidente Eo mas el dispersado por el cuerpo Es. c es la funci6n 
contraste. Considerando un cambio pequefio en la funci6n contraste /1c, este 
producira una ligera variaci6n del campo dispersado 11Es 
E'=Eo+Es+f1Es (3) 
restando las expresiones (2) y (3) y considerando cambios pequefios podremos 
despreciar el termino de segundo orden /1c11Es, obteniendo 
E=k~ ( Cf1Es+f1CEs) (4) 
Si el objeto es de bajo contraste, Es << Eo podremos despreciar el termino de 
error E. En este caso la aproximaci6n de primer orden es valida y se 
reconstruye el contraste correctamente. En caso cont.rario vemos que si la 
variaci6n de c es pequefia y espacialmente localizada, y ademas 11Es tiene un 
comportamiento suave, entonces 11CEs » c/1Es en la zona al terada. Por lo tanto 
podremos obtener una imagen cualitativa del cambio, aunque ponderada por el 
campo total que sera desconocido. 
Las simulaciones iniciales permitieron constatar que utilizando agua como 
media externa adaptador de impedancias, las imagenes obtenidas aparecian 
distorsionadas debido a la diferencia entre la permitividad del agua c~ 80) y 
la permitividad media de los tejidos E~ 50). Los resuHados mejoran, al 
reducirse la dist.orsi6n introducida por el cuerpo sob re el campo .i nci den te, 
utilizando un media mejor adaptado. Para las simulaciones se tom6 un media con 
constante dielectrica co=SO y ~=M.OMR que puede realizarse mediante una mezcla 
de agua y un aceite emulsionable . 
En la fig. 1 se presentan los modelos y esquemas de las maquetas 
utilizadas. En los modelos aparecen marcadas con trazo discontinue las zonas 
sabre las que se simula un calentamiento . 
La fig. 2 muestra la imagen diferencial obtenida al calentar 5 °C dos 
zonas del tejido adipose que rodea la vejiga en el modelo de pelvis. La fig.3 
muestra la misma imagen diferencial, cuando se afiaden dos zonas de musculo 
calentadas. En este caso las zonas de musculo aparecen mas claramenle marcadas 
que las de tejido adipose, esto se debe a la diferencia de incrementos en el 
contraste dielectrico, producidos por un aumento de 5 °C en cada tejido. 
Los resultados obtenidos sabre el modelo de pelvis a 700 Mhz, con el fin 
de aumentar la resoluci6n, muestran fuertes distorsiones que enmascaran las 
zonas calentadas. Sabre el modelo de t6rax e ste tipo de distorsiones no se 
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producen gracias a la homogeneidad y extensi6n del tejido pulmonar 
realizandose simulaciones a 434 Mhz, 700 Mhz y 915 Mhz. 
La fig. 4 muestra la imagen diferencial obtenida cuando se callentan 6 
zonas simetricas de diferentes dimensiones en el pulm6n a 434 Mhz . Se 
visuallzan correctamente las de mayor tamafio 2.4x2.4 cm, no detectandose las 
de 1.6x1.6 cm. La fig.5 muestra la simulaci6n realizada a 915 MHz, pudiendose 
observar,gracias al aumento de resoluci6n, las zonas de 1.6x1.6 cm. 
MAQUETAS EXPERIMENTALES. 
Al trabajar el prototipo de laboratorio a 2.45 GHz, y estar las 
frecuencias a estudiar comprendidas entre 400 MHz y 1 GHz, necesitamos 
realizar un escalado frecuencial de las maquetas. Por otra parte, con las 
slmulaciones se ha demostrado que los resultados mejoran si adaptamos el media 
externa al medio interne. Coma, por razones tecnicas, no podemos variar el 
media externa del prototipo, agua, debemos realizar a la vez un escalade de 
constantes dielectricas para simular la adaptaci6n de forma que se obtenga una 
replica a escala de los campos en el caso real. En el caso mas general de un 
modelo en el que variemos las dimensiones, la frecuencia y los campos [7] 
X ~ px' y ~ py' z ~ pz' (5) 
l ~ rt' (6) 
E(x,y,z, l) ex. E'(x',y',z',t') (7) 
H(x,y,z, l) (3 H' (x',y',z',t') (8) 
Con p factor de escala geometrico, r factor de escala temporal, ex. factor 
de escala de intensidad de campo electrico y (3 factor de escala de intensidad 
de campo magnetico. Las variables sin prima corresponden al objeto real y las 
variables con prima al modelo. Partiendo de las ecuaciones de Maxwell en su 
forma mas general 
a VxHExIyIzItl~~ExIyIzFEExIyIzIlFH£ExIyIzF ~EExIyIzIlF 
a 
VxE(x,y,z, tl~Jl.l<xIyIzF ~ H(x,y,z, t) 
(9) 
(10) 
para el objeto real y para el modelo, y no escalando los materiales 
ferromagneticos, podemos llegar a las siguientes identidades 
2 
ex. 
£' (x' ,y' ,z' )= -
2
- £(x,y,z) 
(3 
11' (x' ,y' ,z' l~l.lExIyIzF 
2 
~· (x' ,y' ,z' l~ fJ~ExIyIzF ( 11) 
x·~O..x w·~J!f!_w (12) 
p ex. 
De esta manera puede realizarse tanto el escalade frecuencial como de 
constante dielectrica. En la Tabla 1 se muestran los valores de las constantes 
para cada frecuencia simulada. 
A frecuencias de microondas los materiales biol6gicos 
permeabilidad similar a la del vacio y una permitividad variable. 
dielectrica esta fuertemente condicionada por el contenido 
tejido [6]. 
poseen una 
La constante 
acuoso del 
Las maquetas se han construido basicamente con yeso escayola, para 
simular piel y grasa externa, geles, para simular tejidos internos, y 
liquidos, para simular la vejiga urinaria. Variando las concentraciones de los 
componentes podemos sin tetizar un amplio margen de permitividades. Los 
materiales se han medido con el metodo de coaxial abierto [8]. En el interior 
de los geles se han si tuado unos tubas por los que puede circular agua 
caliente con objeto de simular los calentamientos. Estos tambien pueden 
simularse variando la permitividad de partes de la maqueta. Los geles 
presentan la ventaja de poseer un alto contenido acuoso, como los tejidos a 
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simular, y no generar corrientes de conve cion como resultado de calentamientos 
localizados. La fig. 1 muestra una secc1on, que es comun a todas las 
frecuencias, de las maquetas de pelvis y torax, con los puntos por donde 
circula agua caliente. 
Por el memento se han construido tres maquetas que han dado buenos 
resultados. La fig . 6 muestra la imagen diferencial de una pelvis a 434 MHz en 
la que se ha introducido una variacion de 15 °C en la vejiga simulada con dos 
disoluciones de alcohol etilico en agua (70%, c=30-j16.3 y 50%, c=44-j18 . 1) . 
En el memento de la redaccion del articulo aun se estaban realizando las 
pruebas experimentales con las maquetas. Un diagrama del sistema experimental 
se presenta en la fig.7. 
CONCLUSIONES. 
La tomografia activa por microondas es una tecnica util para la 
reconstruccion de cambios en la permitividad de cuerpos biologicos 
electricamente grandes, caracterizados por su alto contraste dielectrico. Sin 
embargo la imagen obtenida puede aparecer distorsionada debido al efecto que 
sobre el campo incidente producen las inhomogeneidades de los cuerpos 
estudiados, esto hace que la aproximacion de primer orden deje de ser valida. 
Este efecto puede paliarse si se utiliza un medio externo con una permitividad 
similar a la media de los tejidos de cuerpo. 
Sobre el modelo de pelvis, fuertemente inhomogeneo, la frecuencia optima 
resul ta ser de 434 MHz, la resolucion es baja pero suficiente c omo para 
visualizar las zonas calentadas. Para el modelo de torax la fre c ue ncia de 
emision optima, en la banda estudiada, es de 915 MHz. 
Los resultados sobre el prototipo indican que las limitaciones de 
resolucion se deben principalmente a la sensibilidad y errores de 
repetibilidad en las medidas, y no tanto a las limi taciones del algori tmo. 
Nuevas experiencias se estan llevando a cabo . 
Se puede finalizar concluyendo que esta tecnica de monitorizacion parece 
adecuada para la obtenci6n de mapas de temperatura que permitiran un control 
del sistema de calentemiento mejorando la efectividad del tratamiento. 
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